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Tato práce pojednává o variabilitě HRF, která může mít v určitých případech zásadní vliv na 
výsledky detekce neuronální aktivace pomocí fMRI. Jsou popsány tři metody – kumulace, regresní 
dekonvoluce a metoda bikonjugovaných gradientů - které umožní odhadnout tvar HRF. V rámci 
simulací byla vybrána jako nejrobustější regresní metoda, která pro dekonvoluční odhad o délce  
30 s využívá křivky B-spline 4. řádu. Dekonvoluční odhady byly využity jako modely HRF pro 
klasickou analýzu dat fMRI, konkrétně vizuální oddball pradigma, obecným lineárním modelem. 
Bylo  pozororováno  rozšíření  lokalizovaných  oblastí  a  výsledky  byly  po  odborné  konzultaci
s vědeckými pracovníky neurologické kliniky vyhodnoceny jako relevantní. Také bylo vytvořeno
v  Matlabu  programové  prostředí,  které  umožnuje  pohodlně  pozorovat  variabilitu  HRF  mezi 
jednotlivými oblastmi mozku.
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ABSTRACT
This paper deals with the variability of HRF, which may have crucial impact on outcomes of 
fMRI neuronal activation detection in some cases. There are three methods described - averaging, 
regression deconvolution and biconjugate gradient method - which provide HRF shape estimation. 
In frame of simulations regression method, which uses B-spline curves of 4-th order for window 
length of 30 s, was chosen as the most robust method. Deconvolution estimates was used as HRF 
models for classic analyse of fMRI data,  concretely visual oddball  paradigm, via general linear 
model. Enlargement of localizated areas was observed and after expert consultation with scientific 
employees  from  neurology  clinic,  outcomes  was  evaluated  as  relevant.  Furthermore  Matlab 
application,  which provides confortable  observation of HRF variability among brain areas,  was 
made.
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Úvod
Hemodynamická odezva (hemodynamic response function, HRF) je proces, který je spjat 
s neuronální aktivitou v lidském mozku. Neurony získávají energii pro svoji funkci oxidativním 
metabolismem. Dodávka kyslíku je zajistěna prostřednictvím mozkového krevního řečiště, v němž 
množství kyslíku v závislosti na neuronální aktivitě kolísá. Tyto změny okysličení mozkové tkáně 
v  jednotlivých  objemových  elementech  (voxelech)  mohou  být  zachyceny  na  časovém  vývoji 
T2*-váhovaných snímků mozku pořízených magnetickou rezonancí a jsou označovány jako BOLD 
(blood  oxygen  level  dependent)  signál.  Tento  časový  průběh  BOLD signálu  jako  odpověď na 
zvýšení neuronální aktivity se označuje jako HRF (jako HRF se však označuje zpravidla odpověď 
na  neuronální  aktivaci  vyvolanou  stimulem  krátkého  trvání  –  stimulačním  impulzem).  Měřící 
metoda  se  nazývá  BOLD  fMRI  (functional  magnetic  resonance  imaging,  funkční  zobrazování 
magnetickou rezonancí), dále jen fMRI.
Jednou z metod, jak vyhodnotit  tyto změny okysličení,  je statistická analýza využívající 
obecný lineární model (general linear model, GLM). Určitá stimulační sekvence (nebo sekvence 
úloh - např. motorických), způsobí změny neuronální aktivity v některých voxelech a tím pádem 
vyvolá hemodynamickou odezvu.  Naměřené signály z jednotlivých voxelů napříč  mozkem jsou 
poté porovnávány s předpokládaným průběhem BOLD signálu. Předpokládaný průběh je získán na 
základě předpokladu o tvaru impulzní HRF a na základě známého použitého průběhu stimulace. 
Následně  je  zkoumána  míra,  s  jakou  se  v  jednotlivých  naměřených  průbězích  uplatnil 
předpokládaný průběh BOLD signálu; to je statisticky vyhodnocováno a jako poslední krok je na 
základě určitého statistického kritéria rozhodnuto, ve kterých voxelech došlo k aktivaci.
 HRF, tedy impulzní charakteristika sytému - mozku, však není stejná napříč všemi voxely,  
ani  mezi  jednotlivými  subjekty,  protože  jde  o  komplexní  proces,  v  němž  hraje  roli  řada 
fyziologických  faktorů.  V  rámci  analýz,  které  jsou  realizovány  pomocí  v  neurovědách  často 
využívaného softwaru SPM (Statistical  Parametric  Mapping),  bývá jako model  HRF využívána 
kanonická HRF. Její tvar byl stanoven tak, aby odpovídal povětšinou se vyskytujícímu tvaru BOLD 
odezvy na neuronální aktivitu vyvolanou stimulačním impulzem. Tento předpoklad však může v 
důsledku variability HRF vést ke snížení sensitivity detekce změn neuronální aktivity.
Existují dva hlavní typy simulací. První z nich se nazývá blokový design experimentu – 
stimulační  sekvence  obsahuje  dlouhotrvající  stimuly  (případně  sled  stimulačních  impulzů 
prezentovaných bezprostředně za sebou). V tomto případě dosahuje BOLD signál ustálených stavů 
a i při ne zcela přesné znalosti průběhu HRF je zajistěna poměrně velká robustnost statistického 
vyhodnocení. Druhým typem je tzv. event-related (ER) design, který nabízí větší možnosti, co se 
týče typu stimulačních úloh. Stimulační podněty jsou velmi krátké. Event-related design může být 
opět  rozdělen  na  dva  typy.  Stimuly  jsou  od  sebe  v  čase  buď  vzdálené  natolik,  že  se  odezvy 
nepřekrývají,  nebo jsou aplikovány v tak rychlém sledu, že se odezvy překrývají  (avšak ne tak 
rychle, aby tvořily ustálenou „blokovou“ odezvu). V tomto druhém případě, který je označován 
jako rER (rapid ER) design, je detekční účinnost aktivace vyšší, ale také je zde kladen větší důraz  
na znalost tvaru průběhu HRF. V této práci bude věnována pozornost jen event-related designu 
experimentu s „rychlou“ stimulací a metodě analýzy naměřených dat využívající GLM.
První  kapitola  je  věnována  stručnému  obecnému  popisu  fMRI.  Ve  druhé  kapitole  jsou 
rozebrány  výsledky  studií  zaměřených  na  variabilitu  HRF.  Třetí  kapitola  pojednává  o  čtyřech 
metodách,  které  byly  realizovány  v  programovém  prostředí  Matlab,  pomocí  nichž  je  možné 
odhadnout  (dekonvolvovat)  HRF  z  naměřených  dat  v  případě  event-related  uspořádání 
experimentu.  Také je zde krátce zmíněna problematika modelování  HRF pomocí biofyzikálních 
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modelů a stručně zmíněn princip metody, pomocí které se provádí dekonvoluce na základě odhadu 
parametrů  těchto  modelů.  Čtvrtá  kapitola  je  věnována  stanovení  přesnosti  realizovaných 
dekonvolučních metod na simulovaných datech. V páté kapitole jsou popsány výsledky aplikace 
realizovaných  dekonvolučních  metod  na  reálná  data.  Poslední  kapitola  obsahuje  zhodnocení 
dosažených výsledků a nastiňuje možnosti další práce na téma dekonvoluce HRF.
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1  Teoretický úvod
1.1  Hemodynamická odezva na neuronální aktivitu
Jak  již  bylo  zmíněno  v  úvodu,  mozek  potřebuje  ke  své  činnosti  kyslík  a  při  zvýšení 
neuronální aktivity dojde k lokálním časově proměnlivým změnám v okysličení mozkové tkáně 
(HRF). Tyto změny mohou být zaznamenány pomocí speciálních měrících sekvencí (EPI - echo 
planar imaging, GE - gradient echo technique [1]) na základě vyhodnocování T2* relaxací tkáně. 
Okysličené krevní barvivo (oxyhemoglobin) vykazuje diamagnetické vlastnosti, kdežto odkysličené 
(deoxyhemoglobin)  paramagnetické  vlastnosti.  Deoxyhemoglobin  přispívá  více  k  lokálním 
nehomogenitám magnetického pole, a tedy ke zkrácení doby T2* relaxace. Změna podílu jejich 
objemů a také změna množství krve v měřeném voxelu způsobuje změnu BOLD signálu.
Stimul způsobí  zvýšení  neuronální  aktivity,  spotřeba kyslíku vzrůstá.  To způsobí  drobný 
pokles signálu v důsledku odkysličení části krve, který však díky malé velikosti a nízkému SNR 
(Signal to Noise Ratio, poměr signál / šum) nebývá pozorován (SNR 0.1 až 4, typicky 0.2 až 0.5 
[2]). Následně signál vzrůstá díky zvýšenému přítoku okysličené krve. Té je však přivedeno větší 
množství, než je množství potřebné k pokrytí metabolických nároků, což způsobí zvýšenou úroveň 
signálu  -  zvýší  se  objem oxyhemoglobinu  vůči  objemu  deoxyhemoglobinu.  Typické  zpoždění 
hlavního vrcholu je 5 až 6 sekund, amplituda desetiny až jednotky procent oproti klidové úrovni.  
Poté  signál  klesá  až  pod klidovou úroveň,  což  je  způsobeno pomalejší  změnou  průtoku oproti 
změně  poměru  obsahu  oxyhemoglobinu  vůči  deoxyhemoglobinu.  Podrobněji  jsou  mechanismy 
způsobující hemodynamickou odezvu popsány v [3].
Časový průběh znázorňující HRF je na Obr. 1.1.
Obr. 1.1 – Průběh idealizované hemodynamické odezvy ve voxelu, ve kterém se zvýšila neuronální aktivita následkem 
stimulačního impulzu v čase 0 s. 
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1.2  Předzpracování dat fMRI
Naměřená data, tedy 4D matice reprezentující časový vývoj měřeného objemu, jsou nejprve 
předzpracována tak, aby jejich forma byla vhodná k samotné statistické analýze. Provádí se korekce 
pohybu,  transformace  do  standardního  souřadného  systému,  prostorové  vyhlazení,  filtrace 
globálního signálu, filtrace nízkofrekvenčních složek a časové korekce.
 1.2.1 Korekce pohybu
Ač je měřený subjekt instruován, aby v době měření ležel bez pohybu, je velmi obtížné
v tomto stavu setrvat několik minut,  což je obvyklá doba jednoho dílčího měření,  v naprostém 
klidu. I pohyby, které změní polohu mozkové tkáně náležící určitému voxelu o několik milimetrů, 
vnáší  do  procesu  měření  chybu,  protože  signál  z  této  tkáně  může  být  díky  změně  polohy 
zaznamenán jako jiný voxel (záleží však na délce dráhy pohybu voxelu oproti jeho velikosti). Tato 
chyba se uplatní zejména ve skupinách sousedících voxelů s  poměrně velkým rozdílem hodnot 
magnetické susceptibility jako kolísaní časového průběhu naměřeného signálu.  Korekce pohybu 
tedy  odstraňuje  tyto  arteficiální  signály  prostorovými  transformacemi  časového  vývoje  řezů 
(lícováním) k řezu referenčnímu; jako referenční se bere obvykle první sken. 
I přesto, že jsou obrazová data takto korigována, může se uplatnit nestejná citlivost MRI 
skeneru napříč měřeným objemem a díky tomu se v datech může uplatnit kolísání signálu, které 
odpovídá změnám polohy příslušných voxelů v čase. Tento artefakt může být potlačen v průběhu 
analýzy dat (zmíněno dále).
 1.2.2 Transformace do standardního souřadného systému
Tato  tranformace spočívá  v  prostorové  normalizaci  naměřených dat.  Morfologie  mozku, 
stejně tak jako jiných částí  těla,  je individuální.  Aby bylo možno přesně porovnávat lokalizace 
mozkové činnosti mezi jednotlivými osobami, a provádět skupinové analýzy, je nutné provést tuto 
normalizaci. Výsledkem jsou tedy obrazová data, která lícují s obrazy např. anatomického atlasu, 
jenž bývá obvykle volen jako norma standardního souřadného systému (tato volba navíc může 
usnadnit interpretaci výsledků z hlediska funkční neuroanatomie). Takto transformovaná obrazová 
data tedy již nenesou informaci o skutečné morfologii mozku daného subjektu.
 1.2.3 Prostorové vyhlazení
Tento krok je realizován konvolucemi 3D Gaussovského jádra s jednotlivými naměřenými 
objemy  (tj.  3D  snímky  časového  vývoje  měřené  scény).  Míra  vyhlazení  je  charakterizována 
parametrem FWHM (Full-Width at Half-Maximum, šířka křivky mezi hodnotami poloviny jejího 
maxima) konvolučního jádra. Hodnota FWHM bývá volena v rozsahu 2 až 30 mm; tato volba závisí 
na typu a parametrech experimentu [6]. Benefitem vyhlazení je zvýšení SNR v časových průbězích 
jednotlivých voxelů  a  potlačení  negativních  efektů,  které  jsou spojeny s  převzorkováním dat  v 
průběhu předchozích prostorových korekcí.
 1.2.4 Filtrace globálního efektu a nízkofrekvenčních složek
Naměřená data obsahují aditivní rušivé signály, jejichž některé složky o vyšších frekvencích 
jsou vysoce korelované napříč časovými průběhy většiny voxelů. Původ tohoto rušivého artefaktu 
může být dvojí  – za prvé fyziologické změny,  za druhé změny citlivosti  tomografu magnetické 
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rezonance  v  okamžicích  mezi  pořizováním skenů  jednotlivých  meřených  objemů.  Filtraci  této 
rušivé složky lze provést odečtením váhovaného globálního signálu od jednotlivých průběhů všech 
voxelů.
Výpočet globálního signálu lze provést jako průměrování normovaných signálů ze všech 
voxelů  [7].  Základní  předpoklad  k  efektivní  filtraci  globální  efektu  je,  aby jeho  průběh  nebyl 
korelovaný s BOLD signálem, který  je  vybuzen experimentálně.  Pokud by nastal  tento  případ, 
výsledky analýzy by byly značně zkreslené – v řadě voxelů by byla falešně lokalizována deaktivace 
a skutečně aktivní voxely by byly vyhodnoceny se sníženou sensitivitou. Naopak pokud by globální 
signál byl v antikorelaci s BOLD signálem, který odráží změny neuronální aktivity, poklesla by 
specificita lokalizace zvýšené aktivity u deaktivací by došlo ke snížení sensitivity.
Data také obsahují nízkofrekvenční drift, k jehož odfiltrování se obvykle používá filtr typu 
horní  propust  s  dolní  mezní  frekvencí  fm=1/128  Hz.  Původ  driftu  lze  také  přičíst  na  vrub 
fyziologickým faktorům i lokálnímu kolísání magnetické indukce skeneru [8].
 1.2.5 Časové korekce
Jednotlivé měřené objemy jsou snímány jako soubor řezů v intervalech délky TR (TR - time 
to repeat, doba skenu). TR bývá obvykle 1 až 2 sekundy. Časové průběhy z různých řezů jsou tedy 
navzorkovány v nestejných časových okamžicích. Maximální rozdíl se uplatní v případě srovnání 
skenování prvního a posledního řezu; tato doba je:







kde nz je počet řezů, tj. rozměr  dat ve směru Z.
Vlastní realizace časové korekce může probíhat více způsoby. Korigovaný signál může být 
nadvzorkován s faktorem nz  (např. vložením nz - ny, nul doprostřed spektra signálu, kde ny  je počet 
vzorků naměřeného signálu, což je interpolace signálu ve spektrální oblasti, která využívá jemněji 
navzorkované komplexní exponenciály tvořící báze diskretní Fourierovy transformace) a následné 
vybrání každého nz-tého vzorku signálu, počínaje iz-tým vzorkem, kde i je číslo korigovaného řezu 
[9]. Časovou korekci lze také provést posunem fáze spektrálních koeficientů signálu, což odpovídá 
filtraci  ve  spektrální  oblasti  ideálním  filtrem  s  modulem  přenosu  rovným  jedné  v  celém 
frekvenčním pásmu a lineárně klesající fází, přičemž strmost poklesu fáze určuje zpoždění signálu 
[10].
Tato korekce nemusí být prováděna nutně vždy – např.  v případě blokového uspořádání 
experimentu. Nicméně, v případech ER designu je tato korekce důležitá, obzvláště pokud se jedná o 
dekonvoluce, kde je kladen důraz na co možná nejpřesnější odhad HRF, včetně odhadu zpoždění.
1.3  Analýza dat fMRI
Analýza založená na principu GLM je nástroj, který pomocí lineární regrese a statistického 
testování porovnává a vyhodnocuje podobnost naměřených časových průběhů z jednotlivých voxelů 
s předpokládaným průběhem BOLD signálu, který je získán jako konvoluce stimulační sekvence a 
HRF. Stimulační sekvence je tvořena sledem nul a jedniček, kde jedničky reprezentují přítomnost 
podnětu. Obecně je diskretní konvoluce dvou vstupních signálů definována jako [11]:
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xn−k hk , (1.2)
kde hn je v tomto případě impulzní charakteristika – HRF, která nabývá nezanedbatelnbých hodnot 
pro n = 0, 1, ..., N - 1, a xi jsou hodnoty reprezentující stav stimulace v okamžicích i. Ve spektrální 
oblasti potom:
                  F{ y⃗}=F{ x⃗ }◦ F { h⃗ } , (1.3)
kde  F{.} je operátor Fourierovy transformace a  ◦ značí operaci násobení prvek po prvku (první 
spektrální koeficient F{x} s prvním spektrálním koeficientem F{y} atd.).
Tento  přístup  předpokládá,  že  odezva  daného  identifikovaného  systému  –  mozku  –  je 
lineární a časově invariantní. Ve skutečnosti tyto podmínky nejsou přesně splněny, zejména co se 
týče linearity, ale odchylky od těchto požadavků jsou malé a z hlediska výsledku analýzy přijatelné 
[12,  13, 14, 15]. Může nastat variantnost HRF v dlouhodobém horizontu (v řádu dní), ta se však 
neuplatní v průběhu jednoho měření [14, 15].
GLM popisuje následující rovnice:
                    y⃗=X β⃗+ e⃗ .  (1.4)
Vektor y představuje naměřená data. Ta byla pro každy voxel zaznamenána se vzorkovací frekvencí 
fvz=1/TR. Matice X se nazývá matice návrhu. Ta je tvořena regresory, pomocí kterých se snažíme 
popsat  naměřený  signál.  Jednotlivé  regresory  jsou:  vektor  předpokládaného  průběhu  (příp. 
předpokládaných průběhů) BOLD, který v datech hledáme; dále vektor konstanty, který slouží k 
zachycení střední hodnoty signálu; další vektory reprezentují rušivé jevy, jako jsou např. vektory 
reprezentující  pohyby  (translace  a  rotace  ve  směrech  X,  Y,  Z),  které  byly  stanoveny
v průběhu předzpracování – korekce pohybu. β je vektor vah jednotlivých regresorů, který chceme 
odhadnout.  Vektor  e reprezentuje  chybu,  tzn.  změny  signálu,  které  nebyly  vysvětleny  pomocí 
váhovaných regresorů.
Odhad vah je určen vztahem (1.5).
                  ⃗̂β=( X T X )−1 X T y⃗ , (1.5)
kde kritériem odhadu je minimalizace kvadratických chyb, které reprezentuje vektor e:
                  
e⃗2=( y⃗−X ⃗̂β )2 . (1.6)
Nyní  lze  testovat  nulovou  hypotézu,  podle  které  se  v  naměřeném  průběhu  neuplatnil 
předpokládaný průběh:
                   H 0: c⃗
T ⃗̂β=0, (1.7)
nebo zda-li je platná  hypotéza, že se předpokládaný významně průběh uplatnil:
                  H 1: c⃗
T ⃗̂β>0, (1.8)
kde vektor c určuje koeficienty vah vektoru β; v případě více regresorů zastupujících předpokládané 
průběhy BOLD v matici X lze pomocí něj vybírat jejich zastoupení v testu. Pro statistické testování 
může být použit například t-test:
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t= c⃗
T ⃗̂β
SE ( c⃗T ⃗̂β )
=
c⃗T ⃗̂β
√σR2 c⃗T (X T X )−1 c⃗
, (1.9)
kde  ve jmenovateli  je SE výraz pro určení směrodatné chyby odhadu čitatele (kontrastu).  σR2 je 
rozptyl odchylek z vektoru e [12].
Aplikací  tohoto  postupu  na  všechny  voxely  napříč  mozkem  jsou  získány  pro  obrazy 
jednotlivých rovin (řezy) statistické parametrické mapy. Prahováním těchto map na zvolené hladině 
významnosti jsou příslušné voxely vyhodnoceny jako aktivní (případně pro záporné T-hodnoty jsou 
vyhodnoceny jako deaktivace. Jako prahová hodnota se někdy volí hladina významnosti p<0.001 
nebo častěji korigovaná hodnota hladiny významnosti. Tato korekce slouží ke zvýšení specificity 
detekcí. Volí se buď korekce FDR (False Discovery Rate), která kontroluje podíl falešně pozitivních 
detekcí,  nebo  FWE (Family  Wise  Error;  např.  Bonferroniho  korekce),  která  bere  v  úvahu  jen 
nezávislé skupiny voxelů. Podrobněji popsáno v  [16].  Takto korigovaný práh je přísnější, a proto 
bývá volena nižší hladina významnosti – běžně p<0.05.
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2  Variabilita HRF
Při analýze dat fMRI pomocí GLM bývá jako model HRF často uvažována kanonická forma 
HRF (matematicky rozebráno v [3]). Tvar HRF je charakterizován parametry, které určují zpoždění 
začáku odezvy, strmost růstu, zpoždění vrcholu a strmost poklesu, a obdobně parametry určujícími 
tvar  negativního  zákmitu.  Hodnoty  těchto  parametrů  byly  na  základě  empírie  určeny tak,  aby 
nejlépe  odpovídaly  reálné  odezvě,  která  se  uplatní  v  mozku.  Tato  volba  je  aproximace,  která 
uvažuje,  že  HRF  je  stejná  pro  všechny  měřené  subjekty  a  také  pro  všechny  oblasti  mozku. 
Předpoklad to však není zcela správný [14, 15, 17, 18]. Tato variabilita může být způsobena mnoha 
faktory, jako je např. věk, dynamika neuronální aktivace, vlastnosti cévního řečiště apod. Určitý 
vliv také může mít konkrétní podoba stimulace, resp. prováděné úlohy. 
Bylo  zjištěno,  že  se  tvar  HRF  mění  jak  mezi  jednotlivými  oblastmi  mozku,  tak  mezi 
subjekty (věk 18 až 38 let) - Obr. 2.1. Variabilita mezi subjekty je zpravidla vyšší než variabilita 
mezi  oblastmi  mozku  jedné  konkrétní  osoby [17].  Pokud  je  použit  fixní  tvar  HRF jako  např. 
většinou  kanonická  HRF  s  defaultními  parametry,  může  to  vést  až  k  falešnému  vyhodnocení 
některých voxelů jako neaktivní (chyba 1. druhu) [17].
K  určitému  zlepšení  může  vést  přidání  dalšího  regresoru,  který  je  vytvořen  konvolucí 
stimulačního průběhu a první časové derivace HRF. Toto rozšíření se projeví ve zlepšení detekce 
odezev, které jsou zpožděné oproti předpokladu v rozmezí -1 až +1 s [17] a také odezev s jistou 
odlišností tvaru. Pokud je však zpoždění menší než -1 s, může dojít i ke zhoršení detekční účinnosti 
[10].  Dalším zlepšením je  přídání  průběhu vytvořeného pomocí  tzv.  disperzní  derivace.  Pojem 
disperzní derivace nevyjadřuje derivaci v klasickém matematickém slova smyslu (směrnice tečny). 
Tento  průběh  je  vypočten  jako  rozdíl  dvou  kanonických  HRF  s  nestejnou  šířkou  (FWHM  ~ 
„disperzí“).  Set  bázových funkcí  „kanonická HRF, časová a  disperzní  derivace“  je  na Obr.  2.2 
(maximální hodnota všech průběhů je normována). I přesto, že se využití tohoto setu bází považuje 
za dostatečné k zachycení variability v datech, neplatí to beze zbytku [19]. Také u složitějších úloh, 
kde se zapojuje např. paměť, nemusí být model vytvořený s použitím tohoto klasického setu bází 
dostatečný,  protože  nemusí  být  vždy  přesně  známé  časování  kognitivních  dějů  spjatých  se 
stimulací.
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Obr. 2.1: Variabilita HRF mezi subjekty (věk 18 až 38 let) a oblastmi mozku. Černě čerchovaně - kanonická HRF 
s defaultními parametry. Zeleně - zprůměrovaná HRF z primární korové motorické oblasti (M1), světle modře - 
zprůměrovaná HRF z primární korové vizuální oblasti (V1), tmavě modře - zprůměrovaná HRF z frontálního 
okohybného pole (FEF), červeně - zprůměrovaná HRF ze suplementárního okohybného pole (SEF). Na ose x čas [s], 
velikosti odezev normovány. Parametry fMRI akvizice: TR = 2 s (18 řezů - 14 subjektů); TR = 2.2 s (20 řezů - 
8 subjektů); TR = 1.1 s (10 řezů - 5 subjektů); TE = 28 ms; velikost voxelu 3.5 x 3.5 x 5 mm; počet voxelů 
64 x 64 x příslušný počet řezů; data byla pořízena na 4 T skeneru INOVA. Řazeno podle velikosti variability odezev 
napříč oblastmi mozku. Převzato [17] .
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Obr. 2.2: Kanonická HRF + derivace
 2.1  Variabilita HRF v závislosti na věku
Některé  studie,  které  zkoumaly  odezvy  na  aktivace  vyvolané  motorickými  úlohami, 
nepovrdily  významnou  variabilitu  HRF  mezi  skupinami  mladších  a  starších  subjektů: 
[19] 40 subjektů ve věku 21 až 75 let; [20] 32 subjektů ve věku 18 až 32 let + 20 subjektů ve věku 
61 až  82  let.  Výsledky výzkumu zaměřených  na  studium variability  HRF využívající  vizuální 
stimulaci jsou opačné: [21] 11 subjektů ve věku 18 až 32 let + 11 subjektů ve věku 57 až 76 let -  
Obr. 2.3; [22] 67 subjektů ve věku 7 až 61 let - Obr. 2.4.
I přesto, že v [20] nebyla prokázána signifikantní variabilita mezi průměrnými HRF obou 
skupin lišících se věkem, je patrné (a bylo zmíněno), že u některých subjektů ze skupiny starších se 
tvar odezvy značně odlišuje - Obr 2.5.
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Obr. 2.3: Srovnání zprůměrovaných HRF z oblasti kalkarinní rýhy pro jednotlivé subjekty dvou věkových skupin - 
mladší 18 až 32 let, starší 61 až 82 let. Hodnoty na ose y vyjadřují změnu oproti klidové úrovni. Stimul prezentován 
v čase 0 s. Parametry fMRI akvizice: TR = 1 s; TE = 40 ms; prostorové rozlišení řezů 3.75 mm2, tloušťka řezu 5 mm, 
celkem 12 řezů; data byla pořízena na 1.5 T skeneru GE Signa. Převzato a upraveno [21].
Obr. 2.4: Srovnání skupinově zprůměrovaných HRF. Příspěvek od každého subjektu tvořilo 10 voxelů z týlního laloku, 
které byly vyhodnoceny jako nejsignifikantněji aktivní. Modře - nejmladší skupina, zeleně - prostřední skupina, červeně 
- nejstarší skupina. Celkové rozmezí stáří subjektů 7 až 61 let, bližší informace o jednotlivých skupinách nejsou 
k dispozici. Na ose y relativní měřítko, amplitudy jsou normovány. Parametry fMRI akvizice: TR = 294 ms; TE = 30 
ms; velikost voxelu 3 x 3 x 3 mm; počet voxelů 64 x 64 x 5; data byla pořízena na 3 T skeneru Siemens Allegra. 
Převzato a upraveno [22]
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Obr. 2.5: Variabilita zprůměrovaných HRF z primární senzomotorické kůry pro jednotlivé subjekty dvou věkových 
skupin - mladší 18 až 32 let, starší 61 až 82 let. Hodnoty na ose y vyjadřují změnu oproti klidové úrovni. Parametry 
fMRI akvizice: TR = 2 s; TE = 50 ms; velikost voxelu 3.75 x 3.75 x 5 mm; počet řezů 18; data byla pořízena na 1.5 T 
skeneru GE Signa. Převzato a upraveno [20].
Možných příčin proměnlivosti tvaru HRF v závislosti na věku je mnoho. Mohou to být např. 
míra  cerebrální  vaskularity,  která  se  mění  v  závislosti  na  koncentracích  růstového  hormonu  a 
insulinu podobnému růstovému faktoru v organismu, které s věkem klesají [22]; neuronální hustota; 
synaptická  hustota  a  jiné.  U  starších  subjektů  mohou  častěji  hrát  roli  i  cévní  choroby  (např.  
ateroskleróza).  Vlivy  některých  dalších  chorob,  které  ovlivní  dynamiku  HRF  se  zabývá  další 
podkapitola.
 2.2  Variabilita HRF v důsledku chorob
Obzvlášť důležité může být vzít v potaz potenciální změnu tvaru HRF při vyšetření osob, 
které jsou postiženy chorobou, která může ovlivnit nejen vlastnosti cévního řečiště mozku, ale např. 
také mozkový metabolismus, dynamiku neuronální aktivace apod. V této podkapitole jsou uvedeny 
příklady dvou chorob, u kterých bylo dokázáno, že je třeba počítat se specifickými tvary HRF v 
důsledku onemocnění. Jako první zmíním vliv neurokognitivní poruchy demence, která může být 
vyvolána virem HIV. Dále bude stručně uveden vliv epilepsie.
 2.2.1 HIV/AIDS
30 infikovaných subjektů bylo využito ke zkoumání vlivu HIV infekce na tvar HRF oproti 
kontrolní skupině 16 neinfikovaných subjektů [24]. HIV pozitivní byli rozděleni na dvě skupiny; 
první skupina 19 subjektů - u subjektů se neprojevovaly neurokognitivní poruchy; druhou skupinu 
tvořilo 11 subjektů, u nichž se projevovala demence vyvolaná virem HIV. Subjekty podstoupily 
motorickou úlohu, která byla vedena visuálními podněty. Byla zjištěna signifikantní změna tvaru 
HRF (v čase 8 až 14 s) u třetí skupiny - Obr. 2.6.
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Obr. 2.6: Tvar zprůměrovaných HRF z precentrálního závitu pro jednotlivé skupiny; kontrolní skupina - HIV negativní, 
1. skupina - HIV pozitivní bez neurokognitivních poruch; 2. skupina - HIV pozitivní trpící demencí vyvolanou virem 
HIV. Na ose y změna signálu oproti klidové úrovni. Parametry fMRI akvizice: TR = 2 s; TE = 35 ms; velikost voxelu 
3.8 x 3.8 x 3.8 mm; počet voxelů 64 x 64 x 26; data pořízena na 1.5 T skeneru GE Signa. Převzato a upraveno [24].
 2.2.2 Epilepsie
fMRI  může  být  využita  k  upřesnění  poloh  epileptických  ložisek  u  fokální  epilepsie. 
Při  tvořbě  regresoru  (příp.  regresorů)  pro  analýzu  pomocí  GLM jsou  však  místo  stimulačního 
průběhu uvažovány interiktální (mezizáchvatové) epileptické výboje (IEV), jejichž rozložení v čase 
je  zjištěno z EEG záznamu,  který je pořizován po dobu fMRI skenování.  Aby však lokalizace 
epileptického ložiska (příp. více ložisek) proběhla s co největší senzitivitou a specificitou, je nutno 
znát tvar HRF na tyto výboje. Ložiska mohou být ve většině případů lokalizována i při použití 
nepřesného tvaru HRF, ale za cenu snížení přísnosti prahu při testování nulové hypotézy, což může 
vyústit ve falešně pozitivní výsledek pro řadu voxelů. Naopak s relativně přísným prahem, který má 
zajistit přijatelnou míru falešně pozitivních voxelů, tato ložiska nemůsí být vůbec detekována [26].
Variabilita  HRF na  IEV byla  zaznamenána  v  řadě  studií  [25,  26,  27,  28].  V některých 
případech se může vyskytnout i „negativní“ HRF, jejíž průběh je inverzí (symetrický podle časové 
osy s běžnou pozitivní odezvou) [27, 28]. Příklad odhadnuté odezvy na IEV je na Obr. 2.7, pro 
srovnání uvedena i kanonická HRF s defaultními parametry.
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Obr. 2.7: Zprůměrovaná HRF jednotlivých subjektů (8 subjektů, věk 6 až 10 let, průměrná četnost IEV byla zhruba 5 za 
minutu ) na IEV v čase 0 a kanonická HRF. Za pozornost stojí začátek odezvy již před vlastním výbojem, celkový 
časový posuv HRF a relativně mohutýn undershoot oproti kanonické HRF. Svislé úsečky značí směrodatnou chybu. 
Parametry fMRI akvizice: TR = 3 s; TE = 40 ms; 6 subjektů: FOV = 24 x 24 cm (128 x 128 voxelů), 25 řezů tloušťky 4 
mm s vynecháním vrstev tloušťky 1 mm mezi řezy; 2 subjekty: FOV = 22 x 22 cm (64 x 64 voxelů), 35 řezů tloušťky 
3.2 mm s vynecháním vrstev tloušťky 0.2 mm mezi řezy; data pořízena na 3 T skeneru Signa LX. Převzato a 
upraveno [28].
 2.3  Variabilita HRF způsobená drogami
Důležité  může být  uvážit  variabilitu  HRF v případě,  že  vyšetřovaný subjekt,  resp.  jeho 
vaskulární  dynamika nebo dynamika neuronálně-vaskulární vazby,  příp.  mozkový metabolismus 
nebo neurotransmisní systém, je ovlivněn určitou látkou. Obzvlášť důležitý případ je posuzování 
účinků medikace, která má za cíl ovlivnit jistým způsobem neuronální aktivitu, kdy podávaná látka 
zároveň ovlivní tvar HRF; pokud nebude brán zřetel na tuto změnu, může dojít k dezinterpretaci 
výsledků,  díky  chybnému  vyhodnocení  naměřených  dat.  V této  podkapitole  bude  jako  příklad 
uvedeno působení dvou celosvětově velmi rozšířených drog ovlivňující tvar HRF, a sice kofeinu, 
jehož působení je vasokonstrikční, a alkoholu, který působí vasodilatačně. 
 2.3.1 Kofein
Bylo dokázáno [29], že kofein snižuje klidový průtok krve mozkovou tkání až o desítky 
procent. Toto snížení je způsobeno vasokonstrikcí. HRF potom vykazuje celkově rychlejší průběh 
(Obr 2.8) pravděpodobně díky většímu zastoupení hladkého svalsva při řízení odezvy. Amplituda 
odezvy je po požití kofeinu vyšší.
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Obr. 2.8: Zprůměrovaná HRF z primární korové vizuální oblasti (V1) jednotlivých subjektů (5 subjektů, věk 23 až 40 
let), modrý průběh - před podáním kofeinu, červený průběh - po dávce 200 mg kofeinu perorálně (začátek měření až po 
40 min od podání). HRF ovlivněná kofeinem má znatelně rychlejší průběh a nižší apmlitudu undershootu. Svislé úsečky 
značí směrodatné odchylky. Černě je vyznačeno trvání stimulu. Parametry fMRI akvizice: TR = 1 s; TE = 26 ms; 
FOV = 24 x 24 cm (64 x 64 voxelů), 6 řezů tloušťky 4 mm; data pořízena na 4 T skeneru Varian. 
Převzato a upraveno [29].
 2.3.2 Etanol
Etanol, na rozdíl od kofeinu, klidový průtok krve díky vasodilataci zvyšuje. Zastoupení 
hladkého svalstva při řízení odezvy je tedy nižší. Celkový vliv etanolu na ovlivnění průběhu HRF je 
však komplexní proces, kde hrají roli i další faktory [30, 31, 32]. Po relativně nízké dávce 
alkolického nápoje (obsah etanolu v krvi měřených subjektů odpovídal 1 ‰) byla prokázána změna 
tvaru HRF v průběhu motorické úlohy vedené visuální stimulací. V oblastech primární motorické 
kůry (obě hemisféry) a ve visuální kůře byla odezva celkově pomalejší. Také byla v těchto 
oblastech, plus navíc v doplňkové motorické oblasti, zjištěna nižší aplituda HRF [30]. Tyto změny 
jsou prezentovány na Obr. 2.9.
Nižší amplituda odezev (až o desíky procent) byla zjištěna i v případě blokové auditorické 
stimulace [31] a blokové visuální stimulace [32]. V těchto případech byla podána dávka 0.7 g 
etanolu na 1 kg tělesné hmotnosti.
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Obr. 2.9: Zprůměrované HRF z příslušných aktivních oblastí jednotlivých subjektů (14 subjektů, věk 21 až 29 let), 
modrý průběh - před podáním alkoholického nápoje, červený průběh - po podání dávky etanolu perorálně (začátek 
měření až po 70 min od podání). HRF ovlivněná etanolem má znatelně pomalejší průběh a nižší apmlitudu pozitivní 
části odezvy i undershootu. Svislé úsečky značí směrodatné odchylky. Parametry fMRI akvizice: TR = 500 ms; 
TE = 30 ms; FOV = 192 mm (64 x 64 voxelů), 7 řezů tloušťky 6 mm (s vypuštěním 1.5 mm vrstvy mezi řezy); data 
pořízena na 3 T skeneru Siemens Magnetron Trio. Převzato a upraveno [30].
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3  Dekonvoluce HRF - metody
Z předchozícho textu je zřejmé, že pro statistické vyhodnocení naměřených fMRI dat může 
být  znalost  HRF určitou  výhodou  (zvýšení  výsledných  t-hodnot),  v  jistých  případech  dokonce 
nutností  k  dosažení  přijatelné  senzitivity  a  specificity.  Tato  kapitola  pojednává  o  třech 
nastudovaných, a v praktické části práce využitých, metodách dekonvoluce HRF z naměřených dat 
– kumulaci, metodě bikonjugovaných gradientů a dekonvoluci pomocí lineární regrese. Stručně je 
také  zmíněn  princip  dekonvoluce,  který  je  založen  na  odhadu  parametrů  biofyzikálního 
hemodynamického  modelu  –  tato  metoda  však  není  součástí  praktické  části  práce.   Funkce 
implementovaných metod bude v další kapitole ověřena na simulovaných průbězích.
  3.1  Kumulace
Kumulace je technika, která umožňuje odhadnout opakující se složku z průběhu diskretního 
signálu s(n) o délce N vzorků, kde n = 0, 1, ..., N-1, který obsahuje mimo užitečných opakujících se 
složek navíc složky nežádoucí,  tzn.  šum. K tomu, aby mohl být proveden kumulační odhad, je 
potřeba znát časové body počátků opakujících se složek - pro diskretní signál obecně s(ki), kde k je 
vektor  I hodnot (i = 0, 1, ...,  I-1), které reprezentují rozložení počátků repetic v  s(n). Postup je 
následující: je zvolena délka okna (obecně M vzorků), která určuje délku odhadované opakující se 
složky;  ze  signálu  jsou  vybrány  úseky  s(ki)  až  s(ki +  M-1)  o  délce  okna  M (samozřejmým 
předpokladem je, že kI-1 + M-1 je menší než N-1). Následně jsou všechny tyto úseky zprůměrovány - 
sečteny a poděleny počtem uvážených úseků I. Odhad repetice pomocí kumulace popisuje rovnice 
(3.1):





s(k i+m) , (3.1)
kde m = 0, 1, ..., M-1.
Poměr SNR kumulačního odhadu narůstá s odmocninou uvážených repetic; šum však musí 
být centrovaný proces a musí být mezi jednotlivými repeticemi nekorelovaný [11]. Problém, který 
však vyvstává v případě použití kumulace pro dekonvoluci HRF z rER dat, jsou překrývající se 
odezvy (nastává sumace vzorků odezev s nezanedbatelnou hodnotou – např. v případě dvou stimulů 
vzdálených několik sekund). Částečné řešení tohoto problému spočívá v odečtením prvního vzorku 
takto odhadnuté HRF od celého průběhu, nicméně není to matematicky korektní řešení překryvů.
V případě aplikací na simulovaná i reálná data bude tento korekční postup uplatněn.
  3.2  Metoda bikonjugovaných gradientů
Soustavu lineárních rovnic, obecně zapsanou:
                    A x⃗= b⃗ , (3.2)
lze řešit pomocí iterační metody konjugovaných gradientů, kde kritériem je minimalizace účelové 
funkce:
                    min ( f ( x⃗ )) , (3.3)
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kde
                    f ( x⃗ )=(A x⃗−b⃗ )2. (3.4)
Jedná se tedy o úlohu nelineárního programování. V případě dekonvoluce HRF z dat fMRI 
je A spektrum stimulační sekvence, x je spektrum hledané HRF a b je spektrum signálu, ze kterého 
dekonvoluce probíhá.  Metoda vychází z principu hledání řešení pomocí metody konjugovaných 
gradientů, avšak je modifikována, aby mohla být aplikována i na nesymetrické matice. Originální 
metodu konjugovaných gradientů lze využít jen pokud je A symetrická pozitivně definitní matice.
Jednu z možných forem hledání řešení popisuje následují algoritmus (převzato [33]), který 
se skládá  z  inicializace proměnných a vlastních  iterací.  Nejprve je  vytvořen výchozí  vektor  h, 
reprezentující impulzní odezvu, který tvoří počet jedniček o počtu vzorků zvolené délky okna. Ten 
je  potom  doplněn  takovým  počtem  nul,  aby  celková  délka  odpovídala  počtu  vzorků 
předzpracovaného naměřeného signálu y. Vektor s, který obsahuje informace o průběhu stimulace, 
je také doplněn o příslušný počet nul, je-li to potřeba.  Následně je vypočteno spektrum všech těchto 
vektorů – spektra nesou označení hf, sf, yf. Inicializace pokračuje těmito výpočty:
                    S⃗ f= s⃗ f
c ◦ s⃗ f ,
r⃗ f= s⃗ f
c ◦ s⃗ f −S⃗ f ◦h⃗ f ,
r⃗=F−1 { r⃗ f } .
(3.5)
Symbol ◦ opět značí násobení po prvcích, index c značí komplexní konjugaci. Dále jsou z vektoru r 
ponechány jen počáteční vzorky, jejichž počet odpovídá délce okna. Posledním krokem inicializace 
je definování vektoru p:
                    p⃗=−r⃗. (3.6)
Vlastní iterace probíhají podle tohoto postupu:
                    p⃗ f=F{ p⃗} ,
w⃗ f= S⃗ f ◦ p⃗ f ,
w⃗=F−1 {w⃗ f } ,
α= r⃗ T r⃗ / p⃗T w⃗ ,
h⃗=h⃗−α p ,
r⃗ old= r⃗ ,
r⃗= r⃗ old+α w⃗ ,




kde p je vektor vzorků z vektoru p doplněný o příslušný počet nul – tak, aby jeho délka byla rovna 
počtu skenů,  tj.  délce  y.  w  je naopak vektor  počátečních prvků z vektoru  w – vybrán je počet 
vzorků,  který  odpovídá  délce  okna.  Při  každé  iteraci  je  modifikován  vektor  dekonvolvované 
impulzní odezvy h v souladu s (3.3). Je třeba definovat kritérium konvergence:
                    r⃗ T r⃗<ϵ (3.8)
kde ɛ je požadovaná přesnost, při které je již považován odhad za dostatečně korektní. 
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  3.3  Lineární regrese
Tato metoda dekonvoluce využívá GLM - rovnice (1.4, 1.5). V matici X jsou jako regresory 
využity průběhy, které jsou tvořeny konvolucí stimulační sekvence a jednotlivých bázových funkcí 
zvoleného  setu.  Nezbytnou součástí je také vektor konstanty k zachycení střední hodnoty signálu. 
Součet váhovaných bázových funkcí je vlastní dekonvoluční odhad HRF. Odhad vah je proveden 
dle rovnice (1.3). Tento přístup formuluje dekonvoluci jako úlohu řešení soustavy lineárních rovnic.
S  využitím jednotkové  matice  jako  setu  bázových  funkcí  (báze  jsou  zde  tedy různě  zpožděné 
modely  Diracova  impulzu)  je  tento  přístup  také  matematicky  korektní  dekonvoluce.  Šum
v průbězích fMRI dat však situaci komplikuje, a tak je vhodné volit charakter bází s ohledem na 
základní vlastnost HRF – její průběh je „hladký“ (pojem „hladký“ zde není použit v matematickém 
slova smyslu, ale týká charakteru tvaru časového průběhu HRF). Vhodně zvolený typ setu bází tak 
může  plnit  úlohu  určité  nelineární  filtrace,  která  odstraňuje  relativně  rychlé  změny  funkčních 
hodnot sousedních vzorků.
Další komplikací může být nevhodné rozvržení stimulů. Pokud je jejich vzájemné zpoždění 
ekvidistantní, může nastat multikolinearita – v soustavě rovnic klesá podíl počtu rovnic ku počtu 
neznámých. V přítomnosti šumu tato situace může vést k nekorektním odhadům, protože některé 
vzorky  odezvy  mohou  být  tvořeny příspěvky vzorků  odezev,  které  reprezentují  její  jinou  část 
(nedojde k „rozkrytí“ překrývajících se odezev). Tento problém lze řešit randomizací vzájemného 
zpoždění stimulů již při tvorbě experimentu. Grafické principielní znázornění je na Obr. 3.1.
Následuje popis bázových funkcí (mimo jednotkovou matici, jejíž struktura je zřejmá), které 
budou použity při simulacích, tj. bude ověřena vhodnost jejich použití. Jedná se o B-spline křivky 
2., 3., 4. řádu, Fourierův set bází a set sinusových bází. 
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Obr. 3.1: Lineární sumace odezev bez aditivního šumu. Vlevo – všechny sousedící stimuly jsou od sebe vzdáleny o 
pevný krok. Vpravo – randomizované rozvržení. Nahoře – jednotlivé odezvy. Dole – suma odezev. Převzato a upraveno 
[34].
 3.3.1  B-spline bázové funkce
K aproximaci zkoumaného signálu lze použít popis pomocí setů B-spline křivek. Jejich 
průběh je vyjádřen tímto přepisem [35]:
                  
N i
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kde 0 ≤ i ≤ n - k - 1, 1 ≤ k ≤ n - 1, 0/0: = 0; k +1 (dle konvence) je řád B-splinu: 1. řád - funkci tvoří 
úseky konstant, 2. řád - lineární B-spline, funkci tvoří po částech lineární úseky, 3. řád - kvadratický 
B-spline, 4.řád - kubický B-spline atd.;  t = {t0,  t1, ...,  tn} je tzv. uzlový vektor. Jednotlivé vektory 
matice příslušného setu těchto bázových funkcí, které jsou charakterizovány počtem uzlových bodů, 
délkou okna a řádem B-splinu, nabývají hodnot dle (3.2). Tato matice má rozměr  T sloupců a  n 
řádků,  kde  T je  délka  okna  (počet  vzorků)  a  n je  počet  bází.  Pozn.:  označení  jednotlivých  
proměnných  bylo  ponecháno  dle  konvence  a  není  konzistentní  s  kap.  3.1,  kde  „n“  označuje  
indexování vzorků signálu, „N“ je délka signálu atd.
 Skript,  který  byl  použit,  navíc  upravuje  funkční  hodnoty  v  případě  nemožnosti 
rovnoměrného rozložení, které může nastat při určitých kombinacích hodnot počtu uzlových bodů a 
délek okna. Ukázky setů bázových funkcí  řádů 2., 3. a 4., které byly použity, jsou na Obr. 3.2. 
Skripty pro Matlab pro generaci průběhů B-spline křivek převzaty z [35].
 3.3.2  Sinusové a Fourierovy bázové funkce
Jako regresory lze využít i sinusové průběhy a tzv. Fourierův set bází. Na rozdíl od B-spline 
bází nabývají tyto báze nenulových funkčních hodnot přes celou délku okna i pro neomezeně 
dlouhé okno. Frekvence jednotlivých sinusových bází je dána rovnicí (3.13):






kde M je délka okna a s = 1, 2, ..., S, přižemž S je počet sinusových bázových funkcí. Příklad pro 
M = 20, S = 7 je na Obr. 3.3. V případě Fourierova setu musí být S/2 celočíselné – báze tvoří úseky 
sinusovek s kosinusovek o fekvencích:
                  f s=
1
4
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kde mod(s, x) značí operaci výpočtu zbytku po dělení s/x; pro liché s je fs frekvence sinusovek a pro 
sudé  s frekvence  kosinusovek.  Set  je  tedy  tvořen  dvojicemi  úseku  sinusovek  a  kosinusovek, 
přičemž v dané dvojici jsou báze o stejné frekvenci, avšak se vzájemným fázovým posuvem o 90°.
Princip váhování bázových funkcí naznačuje Obr. 3.4.
Obr. 3.2: Sety bázových funkcí - B-spline 2. řádu (vlevo nahoře), 3. řádu (vpravo nahoře), 4. řádu (dole); délka okna 20 
vzorků, 7 bázových funkcí; t na ose x značí indexy vzorků.
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Obr. 3.3: Sety bázových funkcí – sinusové báze (vlevo) - délka okna 20 vzorků, 7 bázových funkcí, Fourierů set 
(vpravo) - délka okna 20 vzorků, 8 bázových funkcí; t na ose x značí indexy vzorků.
Obr. 3.4: Váhování bázových funkcí. Jako regresory byly použity B-spline křivky 2. řádu - znázorněné na Obr. 3.1 
vlevo nahoře - a vektor konstanty; t na ose x značí indexy vzorků.
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  3.4  Hemodynamický model   
Hemodynamický  model  je  biofyzikální  model,  který  popisuje  provázanost  neuronální 
aktivity (vstupní funkce) a BOLD signálu (výstup); je tvořen dvěma stupni: 
1. Model popisující změnu přítoku okysličené krve (rCBF - regional Cerebral Blood 
Flow  -  regionální  mozkový  krevní  tok)  do  mozkových  kapilár  v  závislosti  na 
neuronální aktivitě.
2. Model popisující změnu objemu krve a změnu poměru 
oxyhemoglobin/deoxyhemoglobin v závislosti na rCBF - balonový model.
   3.4.1  Složka rCBF
   Pro závislost přítoku okysličené krve platí lineární vztah mezi změnou krevního průtoku fin 
a vasodilatačním signálem s:
                  df in
dt
=s , (3.12)
kde s lze vyjádřit vztahem:
                  ds
dt






κ značí účinnost, se kterou vyvolává neuronální aktivita  z(t) změnu signálu,  τs vyjadřuje časovou 
konstantu pro pokles  signálu a  τf je  časová konstanta,  která  reprezentuje  autoregulační  zpětnou 
vazbu krevního průtoku.
   3.4.2  Balonový model
   Balonový model je nelineární stavový model, u nějž představuje krevní průtok fin vstup a 
BOLD signál (tvořený dvěma složkami - intravaskulární a extravaskulární) výstup. Vnitřními stavy 
systému jsou zde objem krve v a obsah deoxyhemoglobinu q. Průběh BOLD signálu je tedy závislý 
na  časovém vývoji  v a  q.  Díky neuronální  aktivitě  dojde  ke  spotřebě  kyslíku,  což  se  projeví 
poklesem  BOLD  signálu  pod  klidovou  úroveň  díky  zvýšení  poměru  množství 
deoxyhemoglobin/hemoglobin. Vzápětí se ovšem zvýší průtok, což způsobí roztažení cévy  a tím 
pádem dojde i  k vzrůstu BOLD signálu (díky přítoku okysličené krve). Po skončení neuronální 
aktivity cévy relaxují a všechny veličiny se pozvolna vrací na své klidové hodnoty (přes undershoot 
- pokles pod klidovou úroveň). BOLD signál kopíruje funkci průtoku krve se zpožděním asi 1s [36].
Obecně lze zapsat výstup balonové složky jako:
                  y (t)=λ(v ,q)=V 0(k 1(1−q)+k 2(1−
q
v
)+k 3(1−v)) , (3.14)
kde  y(t) je  BOLD  funkce  normalizovaného  objemu  krve  v,  normalizovaného  množství 
deoxyhemoglobinu  v  krvi  q a V0 je  klidový  objem krve.   Význam koeficientů  k1,  k2,  k3 bude 
vysvětlen dále. Změna objemu je vyjádřena:
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                  τ0
dv
dt
= f in(t)− f out (v ) , (3.15)
kde τ0 vyjadřuje dobu, po kterou je přítok krve zvýšen. Je patrné, že odtok krve je funkcí objemu - 
více roztáhlá céva vypuzuje krev rychleji. Toto popisuje další vztah:




                  1
α=β+γ (3.17)
popisuje tuhost balonu (cévy), přičemž γ = 2 pro laminární proudění a β<1.  β charakterizuje změny 
objemu v závislosti na komplianci. Experimentálně byla stanovena průměná hodnota α ≈ 0,38 [36]. 
Změna  obsahu  deoxyhemoglobinu  je  vyjádřena  jako  rozdíl  dodaného  a  vypuzeného 
deoxyhemoglobinu:





E ( f in , E0)
E0
− f out (v )
q
v (3.18)
kde  E(fin,  E0) vyjadřuje množství kyslíku, které je odkysličeno z přitékající  krve a platí  pro něj 
vztah:
                  
E ( f in ,E0)=1−(1−E0)
1
f in (3.19)
kde E0 značí klidovou kyslíkovou extrakci.
Je  vidět,  že  mohutnost  průtoku závisí  na  míře expanze  cévy.  Dále  je  patrné že zvýšení 
průtoku  zvyšuje  rychlost  odplavení  deoxyhemoglobinu.  Také  samotná  koncentrace 
deoxyhemoglobinu zde hraje  svou roli  -  při  vyšší  koncentraci  je  deoxyhemoglobin  odplavován 
rychleji. 
Funkce  odtoku  byla  později  autory  balonového  modelu  modelována  zavedením dalšího 
členu,  který vyjadřuje  odtok závislý  nejen na  momentální  velikosti  objemu krve,  ale  uvažuje i  
okamžitou změnu objemu:






 kde τv popisuje přídavnou rezistenci oproti velkým změnám objemu.
Pozn.: veličiny v, q, fin, fout  jsou normované ke své klidové hodnotě (v klidu - bez neuronální aktivace  
jsou tedy rovny jedné).
Hodnoty parametrů k1, k2, k3 jsou popsány vztahy:
                  k 1=4.3ν0 E 0TE , (3.21)
kde ν0 [Hz] je frekvenční offset na vnějším povrchu zmagnetizovaných cév pro plně odkysličenou 
krev;
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                  k 2=ϵr 0 E0 TE , (3.22)
kde r0 [Hz] je směrnice poměru mezi intravaskulární mírou relaxace R*2I a saturací kyslíku;
                  k 3=1−ϵ , (3.23)
kde ε je člen vyjadřující poměr intra-/extravaskulárního signálu.
Přehled starších způsobů vyjádření  parametrů  k1,  k2,  k3 a také lineární vyjádření rovnice 
(3.17) lze najít  v [37].
Rovnice  popisující  složku  rCBF  obsahují  neznámé:  κ,  τs,  τf.  Pro  balonový  model  jsou 
neznámými parametry:  E0,  α,  τ0,  ε.  Odhadem hodnot  těchto  parametrů  lze provést  dekonvoluci 
neuronální  aktivity  a  přidružené  HRF.  Děje  se  tak  s  využitím iteračních  metod,  které  výchází
z rozložení  pravděpodobnosti  hodnot jednotlivých parametrů  [37].  V praktické části  práce však 
tento postup nebude využit, a proto iterační princip dekonvoluce pomocí hemodynamického modelu 
nebude dále teoreticky rozebrán.
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4  Aplikace dekonvolučních metod na 
simulovaná data
 Robustnost metod popsaných v předchozí kapitole bude nejdříve ověřena na syntetických 
datech. Nejprve bude rozhodnuto, který set bází, a s jakým počtem bází, bude využit v případě 
regresní  dekonvoluce.  Dále  budou  srovnány  všechny  3  metody  a  z  nich  bude  vybrána  ta 
nejrobustnější. Ta bude potom, v další kapitole, využita k odhadům HRF, jež se uplatní jako model 
impulzní  odezvy  při  tvorbě  regresorů  pro  analýzu  reálných  dat.  Výsledky  analýz  budou 
prezentovány a diskutovány v kapitole následující.
Syntetické průběhy budou vytvořeny jako konvoluce kanonické HRF a stimulační sekvence, 
která byla využita v reálném experimentu provedeném na I. neurologické klinice FN u sv. Anny. 
Jedná se o typ experimentu zvaný odd-ball.  Skript pro generování průběhu kanonické HRF byl 
převzat z volně šiřitelného SPM toolboxu. Stimulační sekvence tohoto typu experimentu je tvořena 
dvěma typu stimulů. První z nich, označované jako frekventy, jsou prezentovány velmi často (každý 
sken,  v  některých  experimentech  dokonce  i  častěji).  Mají  za  úkol  vybudit  základní  hladinu 
neuronální  aktivace  v  příslušných  centrech  mozku  (záleží  na  typu  stimulace  –  např.  visuální, 
auditorická). Slouží také k udržení pozornosti vyšetřovaného subjektu. Druhým typem stimulů jsou 
tzv. terčové podněty, které se výrazně odlišují od častých podnětů (např. jiná frekvence tónu při 
auditorické stimulaci) a jejichž výskyt je oproti frekventům vzácný. Úkolem analýzy dat pořízených 
v  průběhu  odd-ball  experimentu  je  lokalizovat  změny  neuronální  aktivity  vyvolané  těmito 
terčovými podněty.
Sumace  hemodynamických  odezev  na  frekventy  probíhá  díky  velmi  častému  výskytu 
nelineárně, ať už díky velmi krátkým časovým prodlevám mezi jednotlivými stimuly, tak i jako 
důsledek  adaptace  mozku.  Stimulační  sekvence  častých  podnětů  tedy  nebude  uvažována  ani
v případě simulací, ani při analýzách reálných dat.
Celková délka využité stimulační sekvence je 1024 vzorků při TR=1.6 s, tedy 27 minut a 18 
sekund. Toto měření proběhlo ve čtyřech dílčích měřeních, tedy po 256 skenech, s přestávkami 
mezi jednotlivými měřeními o délce řádově desítek sekund. V každém úseku o 256-ti skenech bylo 
prezentováno 16 stimulů s randomizovaným rozložením. V případě reálných dat (5. kapitola) budou 
prováděny  dekonvoluční  odhady  zvlášť  z  každého  dílčího  měření,  následně  budou  odhady  z 
každého voxelu zprůměrovány a výsledné průběhy HRF použity pro klasickou analýzu pomocí 
GLM.  Důvodem tohoto  přístupu  je,  že  úroveň  BOLD  signálu,  resp.  efekt  s  jakým se  projeví
v naměřených datech, se může do určité míry měnit mezi jednotlivými dílčími měřeními. V případě 
simulací  bude  uvažován  signál  o  délce  1024 vzorků  modelovaný  konvolucí  kanonické  HRF a 
stimulační sekvence, k němuž bude přidáván aditivní bílý šum s Gaussovým rozložením, a odhady 
budou probíhat z vždy z celého úseku 1024 vzorků. Na základě [] Stimulační sekvence, která byla 
vybrána, je vyobrazena na Obr. 4.1 spolu s modelovaným průběhem BOLD signálu a pro názornost 
je uveden i příklad modelovaného průběhu s aditivním šumem. Hodnota SNR byla v tomto případě 
zvolena SNR=0.2, přižemž výpočet SNR je v celém dalším textu uvažován jako: 
                  
SNR=
var ( y0( t⃗ ))
var (snoise ( t⃗ ))
, (3.23)
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kde t  = t0,  t1, ...,  tT-1 je vektor časových indexů jednotlivých vzorků, přičemž T značí počet skenů, 
y0(t) je zde časový průběh modelovaného signálu,  snoise(t) je zde časový průběh aditivního šumu a 
var(.) je  výraz pro určení  rozptylu.  Při  výpočtu SNR v případě reálných dat  figuruje  v čitateli 
rozptyl  časového  průběhu  signálu,  který  byl  vytvořen  na  základě  váhovaného  průběhu 
předpokládaného BOLD signálu, a ve jmenovateli je rozptyl reziduálního vektoru, který popisuje 
rovnice (1.6).
Obr. 4.1: Nahoře – sekvence stimulačních impulzů. Uprostřed - průběh vytvořený konvolucí kanonické hrf a průběhem 
stimulačních impulzů. Dole - vytvořený průběh + šum; SNR = 0.2.
Celkem bude vytvořeno 1000 průběhů šumu různých náhodných realizací (aby testování 
bylo statisticky robustní), které budou přičteny k výchozímu BOLD signálu. Pro každou realizaci 
aditivního  šumu  bude  proveden  odhad  pomocí  kumulace,  metody  bikonjugovaných  gradientů 
(biKG) a regresní dekonvoluce při úrovních šumu SNR={0.2; 0.3; 0.4; 0.5}. V případě regresní 
dekonvoluce budou testovány popsané sety bázových funkcí – jednotková matice, B-spline  2., 3. a 
4. řádu, Fourierův set a set sinusových bázi. U všech setů, vyjma jednotkové matice, bude testován 
vliv  použitého  počtu  bází  na  korektnost  odhadu.  Pro  zvolenou  délku okna  30 sekund (což  při 
TR=1.6 odpovídá  po zaokrouhlení 19 vzorkům) byl určen testovací rozsah 6 až 12 bází. Kritériem 
pro vyhodnocení korektnosti odhadu je porovnání odhadu se vzorem (s kanonickou HRF) pomocí 
korelace.  Pro  každý  dekonvoluční  přístup  budou  korelační  koeficienty  zprůměrovány  -  napříč 
všemy realizacemi šumu.
Výsledky simulací jsou prezentovány tabulkami Tab. 4.1 až Tab. 4.16 a grafy Obr. 4.2 až 
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Obr. 4.3. 
Tab 4.1: Průměrné hodnoty korelace – jednotková matice.
Tab 4.2: Směrodatné odchylky korelace – jednotková matice.
Tab 4.3: Průměrné hodnoty korelace – B-spline 2. řádu.
Tab 4.4: Směrodatné odchylky korelace – B-spline 2. řádu.
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SNR 0.2 0.3 0.4 0.5 Ø
Počet bází
19 0.957 0.971 0.978 0.982 0.972
SNR 0.2 0.3 0.4 0.5 Ø
Počet bází
19 0,015 0,010 0,008 0,006 0.010
SNR 0.2 0.3 0.4 0.5 Ø
Počet bází
6 0.971 0.976 0.978 0.979 0.976
7 0.974 0.979 0.981 0.983 0.979
8 0.962 0.968 0.971 0.973 0.968
9 0.957 0.964 0.967 0.969 0.964
10 0.958 0.966 0.969 0.972 0.966
11 0.965 0.973 0.977 0.980 0.974
12 0.967 0.976 0.981 0.984 0.977
SNR 0.2 0.3 0.4 0.5 Ø
Počet bází
6 0.008 0.005 0.004 0.003 0.005
7 0.009 0.006 0.004 0.004 0.006
8 0.010 0.007 0.005 0.004 0.006
9 0.010 0.007 0.005 0.004 0.007
10 0.011 0.007 0.005 0.004 0.007
11 0.011 0.007 0.006 0.004 0.007
12 0.011 0.008 0.006 0.005 0.007
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Tab 4.5: Průměrné hodnoty korelace – B-spline 3. řádu.
Tab 4.6: Směrodatné odchylky korelace – B-spline 3. řádu.
Tab 4.7: Průměrné hodnoty korelace – B-spline 4. řádu.
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SNR 0.2 0.3 0.4 0.5 Ø
Počet bází
6 0.957 0.962 0.964 0.965 0.962
7 0.943 0.948 0.951 0.952 0.948
8 0.951 0.957 0.960 0.961 0.957
9 0.965 0.972 0.975 0.977 0.972
10 0.973 0.980 0.984 0.986 0.981
11 0.974 0.983 0.987 0.989 0.983
12 0.973 0.981 0.986 0.989 0.982
SNR 0.2 0.3 0.4 0.5 Ø
Počet bází
6 0.008 0.005 0.004 0.003 0.005
7 0.009 0.006 0.005 0.004 0.006
8 0.010 0.007 0.005 0.004 0.006
9 0.010 0.007 0.005 0.004 0.006
10 0.010 0.007 0.005 0.004 0.007
11 0.011 0.007 0.006 0.004 0.007
12 0.012 0.008 0.006 0.005 0.008
SNR 0.2 0.3 0.4 0.5 Ø
Počet bází
6 0.940 0.944 0.946 0.948 0.945
7 0.938 0.943 0.946 0.948 0.944
8 0.962 0.968 0.971 0.973 0.969
9 0.977 0.983 0.986 0.988 0.984
10 0.977 0.985 0.989 0.991 0.986
11 0.974 0.982 0.987 0.989 0.983
12 0.972 0.981 0.985 0.988 0.981
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Tab 4.8: Směrodatné odchylky korelace – B-spline 4. řádu.
Tab 4.9: Průměrné hodnoty korelace – Fourierův set.
Tab 4.10: Směrodatné odchylky korelace – Fourierův set.
Tab 4.11: Průměrné hodnoty korelace – set sinusových bází.
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SNR 0.2 0.3 0.4 0.5 Ø
Počet bází
6 0.962 0.966 0.968 0.970 0.966
8 0.974 0.980 0.983 0.985 0.981
10 0.975 0.982 0.986 0.988 0.983
12 0.972 0.981 0.985 0.988 0.982
SNR 0.2 0.3 0.4 0.5 Ø
Počet bází
6 0.008 0.006 0.004 0.003 0.005
8 0.010 0.007 0.005 0.004 0.006
10 0.010 0.007 0.005 0.004 0.007
12 0.011 0.008 0.006 0.005 0.007
SNR 0.2 0.3 0.4 0.5 Ø
Počet bází
6 0.961 0.965 0.968 0.969 0.966
7 0.967 0.972 0.975 0.976 0.973
8 0.973 0.979 0.982 0.984 0.979
9 0.976 0.982 0.986 0.988 0.983
10 0.976 0.983 0.987 0.989 0.984
11 0.975 0.983 0.987 0.989 0.983
12 0.973 0.982 0.986 0.989 0.982
SNR 0.2 0.3 0.4 0.5 Ø
Počet bází
6 0.008 0.006 0.004 0.003 0.005
7 0.009 0.006 0.005 0.004 0.006
8 0.009 0.006 0.005 0.004 0.006
9 0.010 0.007 0.005 0.004 0.006
10 0.010 0.007 0.005 0.004 0.007
11 0.011 0.007 0.006 0.005 0.007
12 0.012 0.008 0.006 0.005 0.008
Dekonvoluce hemodynamické odezvy z dat fMRI
Tab 4.12: Směrodatné odchylky korelace – set sinusových bází.
Pro každý typ bází  byl  vybrán optimální počet bází  – tj.  vykazující  nejvyšší  průměrnou 
korelaci napříč všemi zkoumanými hodnotami SNR (příslušné řádky jsou v tabulkách vyznačeny). 
Tyto byly posléze porovnány. Srovnání prezetuje následující graf – Obr. 4.2.
Obr. 4.2: Srovnání setů bází využitých při regresní dekonvoluci na simulovaných datech – porovnání optimálních počtů 
bází jednotlivých setů. Modře – jednotková matice; červeně – B-spline křivky 2. řádu, optimální počet: 7; zeleně – B-
spline křivky 3. řádu, optimální počet: 11; černě – B-spline křivky 4. řádu, optimální počet: 10; fialově – Fourierův set 
bází, optimální počet: 10; azurová – set sinusových bází, optimální počet: 10.
Plnou čarou jsou vykresleny průběhy závislosti průměrných korelací (průměr přes 1000 realizací šumu) na SNR; 
čárkovanou čarou potom průměry jednotlivých průběhů napříč SNR.
Z grafu je zřejmé, že pro regresní dekonvoluci byl jako nejrobustnější vyhodnocen set 10-ti 
B-spline  křivek  4.  řádu.  Následuje  srovnání  tohoto  setu  s  kumulačními  odhady a  dekonvolucí 
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SNR 0.2 0.3 0.4 0.5 Ø
Počet bází
6 0.008 0.006 0.004 0.003 0.005
7 0.009 0.006 0.005 0.004 0.006
8 0.009 0.006 0.005 0.004 0.006
9 0.010 0.007 0.005 0.004 0.006
10 0.010 0.007 0.005 0.004 0.007
11 0.011 0.007 0.006 0.004 0.007
12 0.011 0.008 0.006 0.005 0.007
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pomocí  metody  biKG.  Tolerance  metody  biKG  byla  zvolena  ε<10-6.  Průměrné  hodnoty  a 
směrodatné odchylky kumulačních odhadů reprezentují tabulky Tab. 4.13 a  Tab. 4.14. Obdobně pro 
metodu biKG Tab. 4.15 a  Tab. 4.16.
Tab. 4.13: Střední hodnoty korelace - kumulace.
Tab. 4.14: Směrodatné odchylky korelace - kumulace.
Tab. 4.15: Střední hodnoty korelace - metoda biKG.
Tab. 4.16: Směrodatné odchylky korelace - metoda biKG.
Jako  nejrobustnější  metoda  pro  dekonvoluci  byla  ze  všech  metod  na  základě  simulací 
vybrána regresní dekonvoluce s 10-ti B-spline křivkami 4. řádu - Obr. 4.3.
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SNR 0.2 0.3 0.4 0.5 Ø
0,960 0,973 0,979 0,983 0.974
SNR 0.2 0.3 0.4 0.5 Ø
0,014 0,010 0,007 0,006 0.009
SNR 0.2 0.3 0.4 0.5 Ø
0,907 0,914 0,918 0,920 0.915
SNR 0.2 0.3 0.4 0.5 Ø
0,024 0,020 0,017 0,015 0.019
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Obr. 4.3.: Srovnání nejvhodnějšího setu bází regresní dekonvoluce – 10 B-spline křivek (černě) s kumulační technikou 
(červeně) a metodou biKG (modře).
Plnou čarou jsou vykresleny průběhy závislosti průměrných korelací (průměr přes 1000 realizací šumu) na SNR; 
čárkovanou čarou potom průměry jednotlivých průběhů napříč SNR.
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5  Aplikace dekonvolučních metod na reálná 
data
  Analyzovaná data byla naměřena v roce 2005 pracovníky I. neurologické kliniky FN u
sv.  Anny na 1.5 T skeneru Siemens Symphony,  parametry akvizice:  TR = 1.6 s,  TE = 45 ms,
FOV = 25 cm, počet voxelů 64 x 64 x 15; tloušťka řezu 6 mm. Byla prováděna vizuální stimulace 
(promítání  světlých znaků na tmavém pozadí)  dvěma typy stimulů – podněty časté  (frekventy) 
tvořil soubor znaků „OOOOO“ - a podněty vzácné (targety) tvořila znaková sekvence „XXXXX“. 
Stimuly typu  frekvent  tvořily  93.75  % z  celkového  počtu  stimulů.  Stimuly  typu  target  tvořily
6.25 % stimulační sekvence. Jedná se o stejné schéma, jaké bylo použito v případě simulovaných 
dat, i když polohy targetů nejsou shodné díky randomizaci. V rámci diplomové práce byla vybrána 
naměřená data osmi osob ve věku 20 až 24 let.
Data  byla  předzpracována  v  SPM  toolboxu  verze  5.0.  Proběhly  korekce  pohybu, 
transformace  do  standardního  souřadného  systému  a  prostorové  vyhlazení  3D  Gaussovým 
konvolučním jádrem s FWHM=8 mm. V rámci diplomové práce byl naprogramován krátký skript, 
který vybírá pouze relevantní naměřené voxely (jedná se o maskování prahováním). Následně byl 
vytvořen program, který umožňuje provést potlačení globálního efektu a nízkofrekvenčních složek, 
korigovat  rozdílné  časování  snímání  jednotlivých  řezů  a  nakonec  provést  analýzu,  kde  je  jako 
model  HRF uvažován  vybraný  set  bázových  funkcí,  případně  pouze  kanonická  HRF.  Součástí 
programu jsou také  nástroje,  které  lze  využít  k  pozorování  variability  HRF mezi  jednotlivými 
oblastmi mozku. Všechny programy byly realizovány v programovém prostředí Matlab.
Následuje teoretický popis vytvořeného programu – kap. 5.1, dále budou uvedeny možnosti, 
které program nabízí, – kap. 5.2; v kap. 5.3 budou prezentovány a diskutovány získané výsledky 
detekce změn úrovně neuronální aktivity a také bude zmíněna pozorovaná variabilita HRF.
  5.1 Teoretický popis vytvořeného programu
Jak už bylo zmíněno, nejdříve probíhá maskování dat, protože je nevhodné provádět analýzu 
ve voxelech, které se nacházejí mimo mozek. Tento postup probíhá ve dvou krocích. Nejprve je 
stanovena maska obrazových dat, které obsahují jeden zprůměrněný naměřený objem – průměrují 
se  data  po  pohybových  korekcích;  tyto  zprůměrněné  řezy  jsou  následně  normalizovány  do 
standardního souřadného systému. Tato data mají prefix podle konvence SPM toolboxu „wmeanu“, 
kde znak „w“ značí prostorovou normalizaci a „u“ je označení pro data, ve kterých byly korigovány 
efekty  vzniklé  v  důsledku  pohybů  vyšetřované  osoby.  Vytvořená  maska  obsahuje  informace  o 
souřadnicích vybraných voxelů. Z vlastních předzpracovaných dat (tzn. z jednotlivých naměřených 
objemů,  jejichž  počet  je  dán  počtem  skenů)  jsou  potom  vybírány  časové  průběhy  voxelů 
definovaných maskou. Předzpracovaná data mají prefix „swu“, kde „s“ značí prostorové vyhlazení. 
Výsledkem  tohoto  postupu  je  matice  časových  průběhů  a  maska  nesoucí  informaci  o  jejich 
prostorové distribuci v souřadném systému.
Dalším  krokem  je  výpočet  globálního  signálu  –  to  je  uskutečněno  zprůměrněním 
normovaných časových průběhů všech maskou vybraných voxelů. Normované signály mají střední 
hodnotu rovnou nule a rozptyl rovný jedné (od každého vektoru se tedy odečtě jeho střední hodnota 
a následně se celý vektor podělí svojí směrodatnou odchylkou). 
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Globální signál, spolu s bázovými funkcemi modelujícími nízkofrekvenční drift, jsou poté 
použity jako regresory v matici  X obecného lineárního modelu – rovnice (1.4). Pro každý časový 
průběh  jsou  nalezeny váhy těchto  regresorů  –  rovnice  (1.5)  a  váhované  regresory,  resp.  jejich 
součet, jsou od signálu odečteny. Příklad matice  X pro tento krok předzpracování je na Obr. 5.1. 
Standardně se volí se takové frekvence bázových funkcí, aby tato filtrace odpovídala filtraci horní 
propustí s fm=1/128 [Hz]. Skript pro generování bázových funkcí byl převzat z SPM toolboxu.
Obr. 5.1: Příklad regresorů sloužících k potlačení globálního efektu a filtraci nízkofrekvenčních složek; rozptyl 
globálního signálu byl normován.
Poslední prováděná korekce se týká časování snímání jednotlivých řezů. Ta již byla zmíněna 
v kapitole 1.2.5. Z důvodu nižších výpočetních a časových nároků byl zvolen přístup spočívající
v posunů fází harmonických složek tvořících daný signál. Děje se tak podle následujícího přepisu – 
rovnice (5.1). 
                  y i( t⃗ )korigT=F { y( t⃗ )}◦e
− jΔi , (5.1)
kde  t je vektor časových indexů vzorků signálu,  i je index korigovaného řezu,   j je imaginární 
jednotka,  F{.}  je  operátor  diskretní  Fourierovy transformace,  ◦ představuje  násobení  prvek  po 
prvku, Δi: 





kde I je celkový počet řezů,  TR je doba skenu a  f je vektor frekvencí, pro které byly stanoveny 
hodnoty spektrálních koeficientů:
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kde T je počet skenů, n = 0, 1, …, T/2-1 a




Je  patrné,  že  takto  byl  pomocí  uvedených  hodnot  n definován  fázový  posuv  jen  pro 
spektrální koeficienty, které odpovídají rozsahu frekvencí f = <0; fvz/2-fvz/T>. Pro fvz/2 je fázový 
posuv nulový; pro rozsah f = <fvz/2+fvz/T; fvz-fvz/T> je fáze opačná oproti změně fáze spektrálních 
koeficientů  v  intervalu  f  =  <fvz/2-fvz/T;  0>.  Pro  f  =  fvz není  v  Matlabu  definován  výpočet 
spektrálního koeficientu. Příklad pro korekci řezu č. 20 ze souboru 46 skenů při TR=1.6 a T=256 je 
uveden na Obr. 5.2.
Obr. 5.2: Převzorkování ve frekvenční oblasti. Vlevo nahoře – změna fáze jednotlivých spektrálních složek. Vpravo 
nahoře korigovaný signál (modře - vstupní signál, červeně čárkovaně korigovaný signál) . Dole – detail korigovaného 
signálu (označení je stejné jako u předchozího). 
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Po proběhnutí  těchto korekcí  jsou prováděny vlastní  dekonvoluční  odhady tak,  jak byly 
popsány. Pro každé dílčí měření je proveden odhad. Tyto odhady jsou normovány tak, aby rozptyl 
každého z nich byl roven jedné, a následně jsou zprůměrovány. Tento výsledný průměrný odhad je 
použit uložen a použit jako model HRF a jsou pomocí něj vytvořeny čtyři regresory, které spolu se 
čtyřmi  úseky  konstant,  vstupují  do  matice  návrhu  X obecného  lineárního  modelu.  Dále  jsou 
odhadnuty váhy – rovnice (1.5) a je vypočtena T-hodnota pro daný voxel – rovnice (1.9). Aplikací 
tohoto postupu na všechny voxely jsou získány statistické parametrické mapy, které jsou prahovány 
na úrovni významnosti  α=0.05 po FDR korekci. Skript pro výpočtu takto korigovaného prahu byl 
poskytnut vedoucím práce.
Dekonvolvované regresní  odezvy jsou dále  interpolovány ve  frekvenční  oblasti  tak,  aby 
časové rozlišení bylo 0.1 s a pro každý voxel s nadprahovou T-hodnotou je tato odezva podrobena 
testu, který spočívá ve výpočtu průměrné hodnoty v čase 3.5 až 7 s. Pokud je tato průměrná hodnota 
měnší než nula, je změna neuronální aktivity ve voxelu vyhodnocena jako deaktivace, v opačném 
případě jako aktivace. Jednotlivé voxely se signifikantně zvýšenou i sníženou neuronální aktivitou 
jsou poté barevně odlišeny na průměrných nevyhlazených funkčních snímcích, což bude ukázáno v 
následující kapitole.
  5.2 Popis vytvořeného programového prostředí
Spustitelný  soubor  programu  nese  název  „Dekonvoluce.m“.  Na  třetím  řádku  je  možno 
vybrat  číselné označení  dat  subjektu,  která  budou analyzována.  Také je  možno vybrat  set  bází, 
pomocí nichž budou prováděny dekonvoluční odhady využité jako modely HRF (šestý řádek). Na 
výběr  je set  bází  tvořený deseti  B-spline křivkami 4.  řádu nebo set  „kanonická HRF + časová 
derivace + disperzní derivace“. Také je možno provést analýzu jen s využitím kanonické HRF. Po 
spuštění  jsou  indikovány  probíhající  operace  v  příkazovém  řádku  Matlabu.  Výpočet  může  na 
starších počítačích trvat i několik desítek minut. Po proběhnutí všech výpočtů se objeví základní 
ovládací okno, ve kterém jsou vykresleny výsledky – Obr. 5.3.
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Obr. 5.3: Základní okno programu.
Pozorovat  variabilitu  lze  buď  z  vybraného  voxelu  kliknutím  na  tlačítko  „Dekonvoluce 
voxel“  a  následným  výběrem  kteréhokoliv  místa,  jenž  bylo  při  maskování  vyhodnoceno  jako 
validní,  nebo  z  některého  clusteru.  Při  volbě  „Dekonvoluce  cluster“  je  nutno  vybrat  některý
z  voxelů,  jehož  T-hodnota  překročila  prahovou  hladinu  významnosti  (tzn.  některý  z  barevně 
vyznačených). Program poté vybere celou kompaktní přidruženou oblast. Výběr této oblasti se děje 
na  základě  prohledávání  26-ti  okolí  a  do  clusteru  jsou  přidávány  voxely  s  korespondujícími 
nadprahovými hodnotami stejného znaménka, jaké náleželo počátečnímu výběru.  Výběr končí, až 
je zjištěno, že již žádným dalším voxelům v těsné blízkosti voxelů příslušného clusteru nenáleží 
nadprahové T-hodnoty stejného znaménka. Ukázka výběru z voxelu je na Obr. 5.4, ukázka výběru z 
clusteru je na Obr. 5.5.
Pří výběru z voxelu jsou v jednotlivých dílčích oknech vykresleny:
- výsledky tří realizovaných dekonvolučních metod (uveden je pro srovnání i průběh 
kanonické HRF);
- zmenšený obraz výsledku analýzy s markerem označujícím vybraný voxel a 
tlačítky, které slouží pokračování zpět do hlavního okna; jedním z nich je možno  
okno zavřít a pokračovat, druhým se pouze přepnout zpět k hlavnímu oknu 
provádět další akce (POZOR - není možné opustit toto okno bez stisku některého  
z těchto dvou tlačítek a provádět další akce v hlavním okně!);
- průběh předzpracovaného signálu, z něhož odhad probíhá, a popis pomocí modelu 
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HRF; uvedena je zde taky v popisu tohoto dílčího okna hodnota SNR pro daný 
voxel;
Při výběru z clusteru jsou v jednotlivých dílčích oknech vykresleny:
- tři průběhy odhadů HRF, které jsou zprůměrované odhady ze všech vybraných 
voxelů (také zde je uvedena pro srovnání i kanonická HRF);
- opět zmenšený obraz výsledku analýzy s dvěma příslušnými tlačítky, navíc však lze 
vybírat (pokud byla zvolena oblast se zvýšenou neuronální aktivitou) voxely z 
daného clusteru podle zpoždění hlavního peaku odezev, které probíhaly v daných  
voxelech – nastavováním spodní a horní meze); v závislosti na vybraném rozmezí  
zpoždění peaku se mění obsahy všech dílčích oken;
- odhady ze všech voxelů pro všechny tři dekonvoluční metody.
Poslední funkcí, kterou program nabízí pro sledování variability HRF, je vykreslení mapy 
zpoždění.  Barevně jsou zde rozlišeny aktivní voxely podle doby peaku HRF, která v nich byla 
odhadnuta  pomocí  regresní  dekonvoluce  –  Obr  5.6.  Opět  je  nutné  využít  ovládací  talčítka  pro 
aktivní přepnutí do hlavního okna.
Obr. 5.4: Funkce programu „výběr z voxelu“.
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Obr. 5.5: Funkce programu „výběr z clusteru“.
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Obr. 5.5: Funkce programu „Mapa zpoždění“.
  5.2 Prezentace a interpretace výsledků
Bylo zjišteno, že použití modelovaných HRF, které byly odhadnuty pomocí setu bázových 
funkcí „kanonická HRF + časová derivace + disperzní derivace“ vede k rozšíření detekovaných 
oblastí. Využití vybraného setu bázových funkcí (deset B-spline křivek 4. řádu) pro dekonvoluce 
modelů HRF vede k dalšímu rozšíření, i když toto rozšíření je poměrně malé. Příklad pro jeden 
subjekt – Obr. 5.6, 5.7, 5.8. Po konzultaci s vědeckými pracovníky I. neurologické kliniky FN u sv. 
Anny byla tato rozšíření detekovaných oblastí vyhodnocena jako validní. Došlo tedy k určitému 
zpřesnění analýz. Nicméně díky tomu, že regresní dekonvoluce neklade žádná omezení, co se týče 
možného tvaru HRF, byla u některých subjektů detekována i oblast v okcipitálním laloku, která je 
zjevně důsledkem cévního artefaktu (Obr. 5.8, 5.9). Poloha odpovídá mohutné mokové žíle sinus 
sagitalis superior. Tato oblast byla detekována již při užití setu kanonické HRF s derivacemi; při 
využití setu bází B-spline křivek se však ještě dále rozšířila.
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Obr. 5.6: Výsledek analýzy s využitím s využitím pouze kanonické HRF.
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Obr. 5.7: Výsledek analýzy s využitím regresní dekonvoluce – set bází je tvořen kanonickou HRF s derivacemi.
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Obr. 5.8: Výsledek analýzy s využitím regresní dekonvoluce – set bázi je tvořen B-spline křivkami 4. řádu; v zelených 
kroužcích vyznačen cévní artefakt.
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Obr. 5.9: Příklad hemodynamické odezvy z oblasti sinus sagitalis superior. Je patrné velké zpoždění vrcholu odezvy, 
což je způsobeno zpožděním v důsledku průtoku krve mozkovými kapilárami.
Následují ukázky odhadů HRF ze tří různých částí mozku jednoho subjektu – Obr. 5.10, 
5.11, 5.12.
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Obr. 5.9: Příklad odhadů hemodynamické odezvy č. 1.
Obr. 5.10: Příklad odhadů hemodynamické odezvy č. 2.
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Obr. 5.11: Příklad odhadů hemodynamické odezvy č. 3.
Jako poslední ukázka výsledků bude prezentována variabilita HRF mezi oblastmi mozku tří 
subjektů pomocí map zpoždění – Obr. 5.13, 5.14, 5.15. Je patrné, že míra variability mezi různými 
oblastmi mozku není stejná pro všechny subjekty.
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Obr. 5.9: Příklad variability HRF č. 1 prezentovaný mapou zpoždění hlavního vrcholu HRF.
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Obr. 5.9: Příklad variability HRF č. 2 prezentovaný mapou zpoždění hlavního vrcholu HRF.
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Obr. 5.9: Příklad variability HRF č. 3 prezentovaný mapou zpoždění hlavního vrcholu HRF.
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6  Závěr
V první kapitole byl čtenář seznámen s fenoménem hemodynamické odezvy na neuronální 
aktivitu.  Dále  byl  stručně  vysvětlen  princip  předzpracování  a  analýzy  dat  funkční  magnetické 
rezonance.  V  této  práci  byla  věnována  pozornost  jen  způsobu  analýzy,  která  využívá  obecný 
lineární  model,  jehož  úspěšnost  závisí  na  uvažovaném  modelu  HRF.  Ve  druhé  kapitole  byla 
rozebrána  variabilita  HRF,  která  může  být,  jak  bylo  ukázáno,  způsobena  velkým  množstvím 
faktorů.  Tato  variabilita  může  mít  v  určitých  krajních  případech  zásadní  vliv  na  výsledky 
statistického vyhodnocení analyzovaných dat pomocí obecného lineárního modelu při využití dvou 
nejvíce  rozšířených  modelů  HRF.  Za  účelem  zpřesnění  analýz  byly  nastudovány  tři  metody 
dekonvoluce  –  kumulace,  dekonvoluce  pomocí  metody  bikonjugovaných  gradientů  a  regresní 
dekonvoluce využívající různé typy bází. Tyto dekonvoluční přístupy  mohou poskytnout vhodnější 
model  HRF, než bývá ve většině případů uvažován. Ve čtvrté  kapitole  byla ověřena robustnost 
nastudovaných  dekonvolučních  metod  -  srovnávacím kritériem byly  koeficienty  korelace  mezi 
příslušnými  odhady  známého  vzoru  HRF  ze  zašuměných  dat  a  vlastním  vzorem.  Byl  vybrán 
nejvhodnější dekonvoluční přístup, který byl následně využit pro dekonvoluce HRF z reálných dat. 
Pro každý voxel  proběhnul  dekonvoluční  odhad,  který byl  využit  při  analýze daného časového 
průběhu. Podle předpokladu vedl tento přístup k určitému benefitu v podobě zvětšení detekovaných 
oblastí  změn  neuronální  aktivace  oproti  výsledkům  získaných  aplikací  většinově  uvažovaného 
přístupu. Díky tomu, že vybraná dekonvoluční metoda pracuje bez předpokladu o tvaru HRF, je
v některých případech náchylnější k zachycení artefaktů pocházejících z velkých žil. V naměřených 
datech se relativně silně projeví probíhající změny poměru objemu oxyhemoglobinu vůči objemu 
deoxyhemoglobinu  v  žilách  a  i  přesto,  že  průběh  této  odezvy  bývá  výrazně  zpožděný  oproti 
běžným  odezvám,  příslušný  objem  je  vyhodnocen  jako  aktivní.  Tato  vlastnost  –  možnost 
dekonvolvovat široké spektrum tvarů HRF – však může být v některých případech ale i výhodou – 
mohou  takto  být  modelovány  děje,  u  kterých  není  zcela  přesně  známo  časování  (např.  určité 
kognitivní procesy vázané na průběh stimulace).
Nad rámec zadání bylo vytvořeno programové prostředí, které umožňuje snadno pozorovat 
variabilitu  HRF mezi  oblastmi  mozku.  V diplomové  práci  byla  tato  variabilita  demonstrována. 
Náplní  další  práce  týkající  se  dekonvolucí  by  mohly  být  dekonvoluční  metody  umožňující 
dekonvoluci z časových průběhů až na úroveň neuronální aktivity.
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DVD příloha - popis
DVD obsahuje v kořenovém adresáři dokument diplomové práce a dále adresáře „casovani“, 
„data“, „skripty“. Ke spuštění programu je potřeba zkopírovat celý adresář „skripty“ na pevný disk. 
V souboru „Dekonvoluce.m“ je třeba nastavit označení DVD mechaniky (implicitně je nastaveno 
„d:\“). Pak už lze v tomto souboru vybrat subjekt a typ bází a po spuštení tohoto souboru program 
proveden analýzu.
V adresáři data jsou, kromě datových souborů, adresáře „@nifti“ a adresář „vyber“. Adresář 
„@nifti“ slouží k načítání souborů dat fMRI v běžných formátech „.hdr“ a „.nii“. Adresář „vyber“ 
obsahuje soubor „vyber_dat_maskovani.m“, který vybere relevantní  voxely z  naměřených dat  a 
uloží je do formátu kompatibilního s formátem skriptu „Dekonvoluce.m“, pomocí něhož mohou být 
tato  vybraná  data  analyzována.  Výběr  dat  je  nastaven,  aby  načítal  již  data  po  základním 
předzpracování -  po korekcích pohybu, po transformaci do standardního souřadného systému a po 
vyhlazení.
V adresáři „casovani“ jsou uloženy vektory popisující průběh stimulačních sekvencí.
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